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1.研究目的
これまで我々は､中枢性運動ニューロン障害､ことに脊髄損傷よる起立歩行障害に対し､
機能的電気刺激(functional electrical stimulation : FES)によって下肢筋を制御して起立･歩
行機能を再建する試みを行ってきた｡その結果､第4胸髄から第10胸髄レベルの脊髄損傷
対麻痔者において､ FES単独での歩行器を用いた起立･歩行制御に成功してきている(図A)0
諸外国においても､下肢装具とFESを併用した歩行制御の研究が盛んに行われている｡し
かし､完全対麻捧者のFES制御による歩行は､
図A.脊髄損傷T3完全対
麻痔者のFES歩行
離
(ヨェネルギ-消費量が大きく､心肺にか
かる負荷が大きい
②筋疲労を容易にきたす｡
③転倒の危険性がある｡
④歩行速度が遅い｡
などの問題があり､未だ研究の域を出ず､真
の意味での実用化はなされていないのが現
状である｡
本研究の目的は､ FESで下肢の運動制御が
可能な完全対麻痩者を主たる対象とし､ペダ
ルを漕ぎで走行する足漕ぎ車椅子を開発し､
より安全で実用的な移動手段を提供すること
にある｡すなわち､完全対麻捧者の長距離高
速移動はFES制御のサイクリング運動による
足漕ぎ車椅子走行で行い､到達地点での目
的動作遂行のための起立と数歩程度の歩行
を従来からのFESの手法で達成することが､
本新移動システムの基本コンセプトである(図
B)0
歩行(数歩)
≡≡≡弓
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図B FES制御足漕ぎ車椅子による移動
方式の基本コンセプト
なお､足漕ぎ車椅子の開発の結果､下肢筋力が完全には廃絶していないが､起立･
歩行がほとんど困難な重度な肢体不自由者でも自力での足漕ぎ走行が可能で､高速長
距離走行が安全に行えるという画期的な研究成果が派生して出てきた｡本報告では､
この研究成果についても述べる｡
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A:機能的電気刺激(FES)制御式足漕ぎ車椅子の開発
2.研究の目標
(1)屋内･屋外両用で使用可能な,足駆動型車椅子を開発する.特に屋内での使用を
想定し,
小さな匡体で高い運動性能(小さな半径での旋回,小段差乗り越え) ,容易な移乗
機能の実現を目指す.
(2)サイクリング運動中の搭乗者の下肢力,関節トルクをオンラインかつリアルタイ
ムで計測可能なシステムを開発する.これは,足漕ぎ車椅子のメカニズム設計,電
気刺激設計に必須な情報を与える.
(3)スムーズなサイクリング運動再建を実現する電気刺激シーケンスの設計手順を確
立する.
(4)搭乗者の筋力変動に関して,疲労など短時間での変化,およびリハビリテーショ
ン効果による筋力回復など長時間での変化の両方に自動的に適応するパワーア
シストシステムを開発する.またこのパワーアシストシステムは,下肢で発生す
る力を極力無駄にすることなく,効率的なアシストを行えるようにする.
(5)下肢障害者での臨床試験でその有効性を実証する.
3.実施内容
3.1はじめに
社会の高齢化に伴い､身体的弱者や障害者の増加による､個人的あるいは社会的な
負担の増大が懸念されている｡しかしながらこの問題は､しばしば介護者の視点で語
られることが多く､身体的弱者や障害者本人のQOL (quality of life )向上を図る
観点からの議論は､十分に行われているとは言い難い｡人の生涯は､充実した日常生
活を送ってこそ満ち足りたものとなり得る｡その必要条件の第-は､いうまでもなく
健康である｡すなわち､臨終の直前まで元気に活動的な生活が行えることが理想であ
る｡このためには､健康の維持･増進を図ることがきわめて重要となる｡
脳卒中や脊髄･頚髄損傷により下肢が衰弱あるいは麻捧した人に対する移動手段と
しては､これまで車椅子が有効な移動手段として一般に使用されてきた｡これは､残
存機能である上肢を駆動力発生に用いるものであり､下肢は全く使用しなくなるとい
う問題点を有する｡下肢は第二の心臓と呼ばれるほど体内の循環に対して極めて重要
な役割を果たしている｡その下肢を全く使わなくなると､廃用症候群の助長など症状
をますます悪化させるのが通例である｡このことは､特に患者が高齢者の場合には身
体機能を加速的に低下させるため､寝たきり等の大きな原因のひとつとなっている｡
すなわち､下肢を動かすことは､下肢障害者の健康維持あるいは増進にとって極めて
重要であるのみならず､下肢障害者が再び自身の下肢で移動する手段を手に入れるこ
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とで自立性を高め､リハ医学的､心理学的な効果を含めて､本人および介護者のQOL
向上に大きく貢献する｡
一方､動物の筋肉は､機械要素という視点からは極めて高効率なアクチュエータと
して捉えることができる｡これは､福祉機器の中でも特に動力を要するもの(移動､
立ち上がり､持ち上げ等)に人(被介護者)の筋力を直接使うことで､機器の小型化
の実現や､小さなエネルギー源を用意するだけで長時間の連続運転を可能にするなど､
多くの工学的可能性を秘めている｡開発した車椅子は､下肢の機能が衰えた人や､不
全あるいは完全麻埠の人が､自らの下肢により駆動する移動機器であり､日常生活の
中で便利に使いながら同時にリハビリを行い､かつ本人の健康増進やQOLの向上に資
することを目指している｡本テーマでは特に､下肢筋の工学的特性に着目して詳細な
検討を行うとともに､その知見を利用して､開発した足漕ぎ車椅子上での連続サイク
リング運動の実現を目指す｡
以下､まず開発したFES足漕ぎ車椅子の概要について述べる｡本足漕ぎ車椅子はい
くつかの明確なコンセプトに基づいて設計されており､屋内･屋外両用で使用可能な
ものとなっている｡特に屋内で利用するために必要な高い旋回性能を有しており､こ
の点については詳細な解析結果を示す｡次いで､本足漕ぎ車椅子に搭載している計測
システムについて述べる｡サイクリング運動の実現のみに限定すれば､クランク角度
などわずかな情報のみで十分であるが､製作したチェアは研究用に様々な情報が取得
できるよう作られている｡特に､下肢の関節トルクを推定するためのペダル取り付け
型2次元ベクトルカセンサは､搭乗者の運動中の関節トルクをオンラインかつ実時間
で計測できるものであり､本研究のために新たに開発したものである｡これについて
は計測原理を含め詳述する｡続いて､サイクリング運動を実現するための電気刺激パ
ターンの設計および構成した制御系について述べる｡本足漕ぎ車椅子の特徴のひとつ
として､不足する推進力を自動的に補い､スムーズなサイクリング運動を実現するた
めのパワーアシストシステムが搭載されていることが挙げられるが､それについても
述べる｡最後に､以上の検討に基づき､頚髄損傷による四肢麻捧者を被験者とする試
験結果について述べ､本チェアおよび手法の有効性を示す｡
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3.2 FES足漕ぎ車椅子の概要
3.2.1概要
本研究で開発したFES足漕ぎ車椅子の写真およびメカニズム､コントローラの概略を
図1に､また主要諸元を表1示す｡このFES足漕ぎ車椅子は､右前輪が駆動輪､右後
輪が操舵輪であり､左側は前後輪とも従輪となっている｡操舵輪は､前方のハンドル
(左右いずれの側にも取り付け可能)によって操作する｡駆動力は､搭乗者の下肢力
とパワーアシスト用電気モータの両方から得られるようになっている0
3.2.2設計コンセプト
開発した足漕ぎ車椅子は､下肢の麻埠程度に応じて､用意されている機能を組み合
わせて使用することを想定している｡
○健常者･片麻痩者･下肢運動能力の低下が小さい場合:
足漕ぎ車椅子単体(脳卒中による片麻捧程度であれば､足漕ぎ車椅子単体での
移動が可能である)
○下肢運動能力の低下が中程度の場合:
足漕ぎ車椅子単体+FESアシスト､あるいは､足漕ぎ車椅子単体+電気モータに
よるパワーアシスト｡
○完全麻捧･下肢運動能力の低下が大きい場合:
足漕ぎ車椅子単体+ FESアシスト+電気モータによるパワーアシスト
本足漕ぎ車椅子は､屋外･屋内両用であり､屋外での移動性能とともに､狭い室内で
も良好な移動性能を発揮することを念頭に設計されている｡以下､いくつかの特徴点
について個別的に説明する｡
3.2.2.1身体-のフィッティング
本足漕ぎ車椅子は､さまざまな障害程度を有する被験者に対して無理なく試験が行
えるよう､身体-のフィッティングに関して､図2 (a) ～ (d)に示すような機能
を装備している｡これらにより､体格･障害程度の異なる被験者に対して､ほぼ適切
な位置でサイクリング運動ができるように調整可能である｡なお本試作では未装備で
あるが､座面の高さ調整機能の追加は有効であると考えているQまた､できるだけ深
く掛けた状態で良好なサイクリング運動を実現するためには､大腿部が食い込めるよ
う､座面の一部にくぼみを持たせることも有効であると考えている｡
3.2.2.2狭い空間での高い移動性能
詳細については次節(3.2.3節)で述べるが､本サイクリングチェアは､その場旋
回(超信地旋回)が可能となっている｡これは通常の車椅子で､両輪を同じだけ逆方
向に回転させた場合の運動と同じである｡一般に､ステアリング式の移動台車の旋回
半径は大きくなりがちであるが､超信地旋回を実現することにより狭い空間での移
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動性能を飛躍的に高めることに成功した｡
3.2.2.3スムーズな電動パワーアシスト
本足漕ぎ車椅子は､下肢の発生した力が希望する速度での走行に不足している場合
に､電気モータによるパワーアシストが自動的に働いて発生力を補うように設計され
ている｡一般のパワーアシスト自転車等と大きく異なるのは､正転逆転ともにモータ
から駆動輪-一方向のみ力伝達をするようにする必要があることである｡これは､前
進および後進ともパワーアシスト可能とすることが必須であるからである｡この性質
は同時に､必要に応じて電気モータを用いてブレーキがかけられることになり､安全
性を向上させる意味でも有用である｡
･:二111撤作梓傾き
二　　　　二
･_js.jt
fbl･､JIル封転半経
itll,l畦面前経位置　　　ft-･川寸掛こ｢跳ね上け　　　　州畦rh-回転
図2　開碓LたすノJJリングチ_-Lアに搭載している機械的調整触能
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つまり､本足漕ぎ車椅子に必要なパワーアシストに必要な機能は以下のようにまとめ
ることができる｡
○緊急停止などの安全面を考慮し､モータトルクは正逆両方向に伝達可能である
こと｡
OFESの発生力がモータ軸の逆駆動で浪費されず､車体推進のみに利用されること｡
これらの機能を実現するために､ NTN (秩)製トルクダイオードを用いた機構を
新たに設計して用いた(図3 ) 0
3.2.2.4容易な移乗
図2 (e ) ～ (f )に示した肘掛け跳ね上げ機能および座面の回転機能は､移乗を
容易にするために装備したものである｡本足漕ぎ車椅子は､座面正面にペダルがある
ため､前方からの移乗は通常の車椅子に比較して難しい｡これを解決するために､横
からの移乗が可能となるような機構を装備した｡これら座面の回転と肘掛けの跳ね上
げにより､さまざまな方向からの移乗が可能となった｡
図4　サイクリングチェアの換舵節理
3. 2. 3操舵輪の最適配置
3.2.3. 1操舵輪に必要な摩擦力
このFES足漕ぎ車椅子は､屋内での利用を考慮し､超信地旋回可能など非常に小回
り性能が高いという大きな特徴を有している｡これは､図1にあるように､駆動輪は
前方の両輪ではなく右前輪のみであり､操舵輪も右後輪のみであるという特徴的なメ
カニズムから生じるものである｡
本足漕ぎ車椅子の操舵原理を簡単に表すと､図4のようになる｡ここでは簡単のた
め､操舵輪を車体の中心軸上に描いてある｡車体の旋回中心は､機構学的な拘束によ
り各車輪軸の延長線の交点となる｡前輪の車軸は固定なので､操舵輪を操作すること
によって前輪車軸上のどこかに旋回中心を設定することができる｡旋回中心の位置が
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決まると､それに応じて必要な左右駆動車輪の回転速度が決まるので､その速度で駆
動車輪を動かすことで､滑りを生ずることなく希望する旋回中心回りに旋回すること
になる｡本足漕ぎ車椅子の場合､駆動輪は片側だけであるので､結局､旋回中心を車
体の中央部におくだけで､差動歯車等を用いずに超信地旋回が可能となる｡
しかし一方､状況によっては操舵輪が横滑りして操舵できない場合が生じることが
あった｡
ここでは､このような問題が生じる原因を力学的な解析をふまえて考察し､適切な操
舵輪の位置や横滑りが生じる状況について考える｡
図5は各接地点に働く力とモーメントの関係を示している｡ここでは､最適な操舵
輪の位置を考察するために､車体中心線からずれた位置に操舵輪を配置している｡ま
ず右車輪には､下肢でペダルを漕いだ結果としての血なる駆動力がかかっている｡
また､各車輪には抗力fRf･ fLfJsfが働いており､また､これと垂直な方向に摩擦
力fRか揖･ tfs2が生じている.ここでいう抗力とは､転がり方向の摩擦力と､路面
にあるコードなどの障害物による外力の和である｡
ところで左車輪は駆動輪ではないため､特別な外力がかからない限り､摩擦などによ
I,.I十イ')りンプチ_1 7rJ) JJ･i;=モア′レ　　　　fh)撫舵中指弥拡大卜叫
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り停止状態に遷移しようとする｡そこでまず､左車輪が停止している状態を考えよう｡
このとき駆動力fRl -fRfによってモーメントM2が発生する.操舵輪の横滑りが生
爪IJ-,
じるか否かは､操舵輪の横滑りに対する摩擦力とモーメント　~　による横滑り方向に
生じる力の関係で決まる｡すなわち横滑りしない条件は
IL.trVs > Lrs21
(:.(fRL - FRY)cos｢
(二LII
で与えられるoここでeは駆動輪のトレッド､ Pslsは操舵輪接地点の摩擦係数､ Ns
は操舵輪の鉛直荷重である｡
図6は､操舵輪が横滑りしないために必要な最小の摩擦力について､操舵輪を中
央･右･左に配置し､旋回中心を変化させたそれぞれの場合で式(3‥1 )を用いて
求めたものである｡横軸が車体左右方向の旋回中心の位置を表し､縦軸が必要最小摩
擦力である｡グラフ中央付近にある帯領域は車体幅を表している｡この結果より､操
舵輪は右側(駆動輪と同じ側)に取りつけた方が少ない摩擦力で済むことがわかる｡
3.2.3.2車体を旋回させる駆動力の大きさ車体の旋回は旋回中心まわりのモーメン
トによって生じるため､旋回中心の位置や各車輪に生じる抗力､駆動輪での駆動力の
大小関係よっては旋回できない場合も存在する｡図5より､力およびモーメントの釣
り合いを考えて旋回できる条件を求めると､
IhfRl > RlfRf + RjfLf + RIR,fsf　　　　　　　　　(3･･2)
3.2.3.3操舵輪が横滑りしない条件以上の解析より､操舵輪が横滑りしないような旋
回中心の位置を､式(3‥2)および式(3‥1 )から求めることができる｡まず､旋
回するために必要な最小の駆動力を式(3‥2 )から求め､この駆動力を与えた時に
操舵輪が横滑りするか否かを式(3‥1 )から計算する｡結果を図7に示す｡計算に
は表2に示した実験機の物理パラメータを用いた｡横軸が車体左右方向に沿った旋回
中心の位置､縦軸が操舵輪にかかる荷重である｡操舵輪にかかる荷重に応じて､滑る
領域が変化していることがわかる｡また､旋回中心が車体の右端付近にあるときには､
大きな荷重を操舵輪にかけても滑る(すなわち旋回できない)こともわかる｡
3.3計測システム
3.3.1計測システムの概要
本足漕ぎ車椅子には､推進動作制御に必要なセンサ以外に､搭乗者の運動を計測する
ための計測装置が多数搭載されている(図8 ) ｡ここでは､それら計測システムにつ
いて述べる｡
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足漕ぎ車椅子の推進動作制御に必要なクランク角度とモータ角度以外に､実験データ
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図8　計測制御系,})ブ17ソク図
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図9　計測制御系iJ)jTl幣紙写虫
を収集する目的で4箇所のデータを計測している｡具体的には(1 )下肢の関節トル
クを推定するための2次元ベクトルカセンサ(ペダルに取り付け) ､ (2 )搭乗者の
サイクリング動作によりクランクに発生するトルクを計測するセンサ､ (3 )車輪回
転角度計測用ロータリーエンコーダ､ (4 )ステアリング角度計測用ロータリーエン
コーダである｡
2次元ベクトルカセンサは､ペダル部に発生するカベクトルを計測し､股関節およ
び膝関節で発生しているトルクをオンラインかつリアルタイムに計測するために新
規に開発したものである(計測原理は九工大の田川ら) ｡その詳細については次節で
述べる｡
ペダルに発生した駆動力は､動力トレインの中間に装着したトルクセンサ(クボタ
TDO50､図1 (C) ､図10 (C) )により計測される｡また､車輪角度およびステ
アリング角度を計測するために､それぞれ光学式ロータリーエンコーダ(駆動輪用:
NEMICON 1500 [ppr]､ステアリング用:NEMICON500 [ppr]) ､図10 (C ) (d ) )
を装着している｡
これ以外にも､筋肉の疲労度や脈拍などのセンサも今後取り付ける予定であるが､
現時点では未実装となっている｡
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3.3.2 2次元ベクトルカセンサ
3.3.2. 1計測原理下肢の股関節および膝関節での発生トルクを計測するために､図11
に示すような2次元ベクトルカセンサを開発した｡アルミの角パイプを切り出した簡
単な構造をしている｡計測原理を図12に示す｡垂直荷重は､ (a )のようにセンサ
の足部中央付近に2軸の歪みゲージを貼付し､計8個のゲージを用いてブリッジを構
成する｡また､水平方向は(b )のように歪みゲージを配置する｡これにより､水平･
垂直荷重を分離して計測することができる｡
(tTIクランクト,Lク及び駆動輪約度 (Ll津舶七輯
図lU .叶イクlJングチ:LアJ)計測センサ取り付け位置
さて､このセンサの計測データを用いて関節トルクを推定する方法について説明する｡
図13のように､股関節にトルクTl ､膝関節にトルクTコが発生すると､トルク
T卜T-'と足先に働く力Fとの関係は次式で与えられる.
F｣.JT) lT
15
i ;L.'ll
ここで
Fl汀,ITT:) (こL4〉
である｡またJは関節変位と下肢先変位の間のヤコビ行列であり､次式のように表さ
れる｡
.∫_
-JI.<il101 -I"till(01 1 01'1 -I"Sill(Ol +恥I
tfeoWl +(.<ぐtlF(Ol +021 (..rot;(01十01)]  (ニー‥5,
また､クランク運動円の接線方向に働く力fは次式となる｡
ト刑co.< (Op-0･.弓)
よってクランクにかかるトルクとC(LlC)は以下の式で与えられる｡
州,一…coLq(op -Or･号)
(:1‥Gl
tこ!‥TI
(I)) ･ETtl一献装具と組合せた状態
図11 2次元べクト′レわセンサ
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(ta)垂直荷重QJ計測舵理
(aJ水平荷重(せん断荷重)の計測原理
図12　2次元ベクトルカセンサ〝,)原理(帰寮:九工人田川ら)
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Cral一k lever
Ca)力学モデ/レ
図13　サイクリング運動の力学モデル
逆に､下肢先に働く力のベクトル(Fx Fz)Tが分かれば股関節､膝関節の関節トルク
を計算に
より求めることができる｡式(3‥3)より､
18
T_JTF
であるので､展開すると
仁:=
ll.5il101 lZsziiJI(01 i PAL,1 ltcoLqOl +Ltsco.i(01 +01)
-I."sill(01 + 0･1)　　　　　L.sco.i(Ol十021
(:1..辞I
(:1‥f) )
を得る｡式(3‥9)中のカベクトル　は､ 2次元ベクトルカセンサを用いて以下の
ように求めることができる｡
まずこのセンサは､ペダル座標系におけるカベクトルげr揖T　を測定するもので
ぁるので､これを絶対座標系における力ベクトル(Fx Fzl-T　に変換する必要がある｡
そこで､絶対座標系におけるペダル角度Opを計測しておき､座標変換を行うoただ
し､絶対座標系におけるペダル角度恥は､クランク座標系におけるペダル角度¢(,P
を用いて､毎-0,+毎で与えられる｡
したがって､ペダル座標系と絶対座標系は次のように表される｡
(
J､
)
相月¢), -Sill¢p
LqiI一pp COLq¢p
(3..10)
ただし､Fpはペダル座標系におけるカベクトルであり､式(3..8 )および式(3‥11 )
より
Fp-(三･:)I ･4烏;:莞]
T ∴ JTAFp
である｡よって､
r3‥12〉
(:i‥1:I)
と､表せ､ベクトルカセンサを用いて各関節のトルクを推定できることがわかる｡
3.3.2.2.下肢重量の補正
図13 (b)のように各リンクにかかる力を設定し､力のつりあい､モーメントの
つりあいを考える｡いま､静的な力のつりあいを考えるため､クランクには仮想的な
19
大きさ1-のトルクを与えている.この'･Tは下肢重量によって発生するクランクトル
クに等しいoこのモデルにおいて､リンクB先端における力(X:捕)Tは､以下のよ
うに与えられる｡
.Y:, -{1L･2 †..13(k･l i h1.1日rl12　　　　　　　　　　　(3-叫
lも　n(9 - k･_'t打1101日:JAt3ta1-01 - 1btaJ101　　　　(:LltEjl
(3‥lrH
ただし
L, m･JmトJづ竿･｢警
^ト-. A1.,_坐. A-:卜望
g
t iln 01 a a
'7 - t,allOl(b-r)
b - LanOlぐOS(01 + 0.日
LI Sill(01 1 0･l)
である｡ここでn､ ･･131 ㌦ま下肢パラメータにより決まる係数であり､ i.l･ hlL,､ k:iは
.1-
関節角度によりのみ決まる変数であるoまた勺ま
TL, - X:ill･･.Sill Oc - 1もLL, (･OL< 0.～ (:LIT)
で与えられる｡以上より､下肢重量によって下肢先が受ける力賄甜およびクラ
ンクトルクT･丁が求まったo
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l:'1:+梢bk図　　　　　　　　　　　　　　th)実験U)様子
図11 I]ンク模TttJ.i_-用いた2次元ベント'しかヒン叶実験裟置
筋力による各関節の関節トルクのみを推定するのであれば､計測したカベクトルから
ここまでの計算で求まる下肢重量によって発生する成分を除いて､関節トルク推定の
式(3‥8 )に適用しなければならない｡下肢重量によって下肢先で発生している力
ベクトルは上井も一一:･1)Tであるので､筋力のみによって生じる関節トルクの推定
式(3..8)は､
(≡,)-･,L,(
T, - (-.r･1)
Fニート171)
(:lH lLV
となる｡
3.3.2.3予備実験による精度の確認
図14に示すようにアルミ角棒と重りを使って製作したリンク模型を用いてベクト
ルカセンサの信頼性を確認するための実験を行った｡使用したリンク模型の物理パラ
メータを表3に示す｡
実験結果を図15に示す｡図(a )は下肢先で発生するカベクトル(ベクトルカセ
ンサの出力を絶対座標系に変換したもの)をいくつかのクランク角度についてベクト
ル表示したものである｡また(b )はクランクトルクについて､ベクトルカセンサの
出力から推定したものとリンクモデルおよび重りの質量から計算される理論値との
比較である｡そして(C )は関節トルクおよびFx ､ Fzについて､ベクトルカセンサ
のデータを利用して推定したものと､図13のモデルと表3のパラメータを用いて式
(3‥18 )により計算で求めた推定値との比較である｡
21
Podal PosdJOn X lmmJ
expeれ ?
60　　1 20　　1 80　　240　　300　　3GD
Crank Angle ldegl
(.,1)ベクトルカセンサU)出力デー一夕　　　　　　　(h.)クランクトルク
-20
主
よ.30
ゝ【
｣L
てltH,1) ?
_一一_. ?
I_,(a)) ?
IJ■ー ?
-,'Fx I ?
C■ 無､ﾆ)???
._f之 ヽ ヽ■ 
8　　　60　　1 20　　1 80　　240　　300　　　360
Crank Angle Ldeg】
(cl関節トルクおよび力べ')トル
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t1 - 460恒1111l ∫..一一46(‖lnllll
p1 - 2u町111111l p., - ョoo rm1111
mt --I 3.3 lmml rTl.L1 - 2･･5 Ikgl
まず図(b )から明らかなように､下肢先で計測された力ベクトルから推定したクラ
ンクトルクは理論値とほぼ一致しており､ベクトルカセンサの精度が満足できるレベ
ルであることを示している｡なおこの計算値は､式(3‥17 )を用いて求めたもので
あるが､片下肢(左下肢)のみに対する結果であり､実際にはクランク角にして180 0
位相がずれた位置にもう一方の下肢(右下肢)があることを注意しておく｡
また下肢先で発生するカベクトルfTI Fニ)Tも､図(C )に示したように理論値と
実験値がおよそ一致していることが分かるoまた､この実験では各関節トルクT- T2
はゼロになると予想されるが､ Tlに若干誤差が認められるものの推定される関節ト
ルクもおよそゼロを示しており､ベクトルカセンサおよび推定法が期待通り機能して
いることがわかる｡
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以上の結果より､実験結果と理論値はほぼ一致しており､本センサおよび手法による
関節トルク推定法の妥当性が示された｡
次に､健常者の随意サイクリング運動について､ 2次元ベクトルカセンサを用いて
計測を行った結果を図16に示す｡図(a )は下肢先に発生するカベクトル､ (b )
はクランクトルクについてベクトルカセンサから計算される値と動力トレインの間
に挿入されたトルクセンサの出力との比較､ (C )は推定した関節トルクである｡
図(b)より､ 2種類の異なる方法で計測したクランクトルクは良く一致しており､
ベクトルカセンサの精度および計測手法の妥当性がこの結果からもわかる｡なおクラ
ンク角度が約200[deg]以上でグラフが異なっているのは､この区間では計測側と反対
側の下肢が本体を駆動しており､計測側の下肢はむしろ抵抗として働いているためで
ある｡
図(C )に示した関節トルクの推定値は､その真の値を知ることは困難であるが､
これまでの実験結果からその値の信頼性は高いものと考えている｡
ところで図(a )に示した下肢先のカベクトルをみると､本足漕ぎ車椅子は下肢発
生力の有効利用率が比較的低いことがわかる｡力ベクトルは､クランク運動円の接線
方向を向いているときに最も効率よく駆動トルクに変換されるが､大きな駆動力が発
JD) 15二1 1Ll[　虻　　D　　～:1  10tl　150　>jb
pOdal po帥Cn (1･aLXJSHrnlTl]
(.1)ベクトルセンサd)計測データ
~楓 l ?ﾉ???
一｢ J1 
h ～ 
∫ 
0　　　　60　　　1 20　　1 80　　　240　　　300　　　360
crank angle Ldeg)
(l))クランク卜/レク
jv＼警 
V一､J ･㌦〆-p/jnv叫 
0　　　60　　1 20　　1 80　　　240　　　300　　　360
Crank Angle ldeg】
(rl推定した関節ト/Lク
図16　2次元ベクトルカセンサI･I用いた関節トルク推定賀験(経常者随意運動)
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生している図の左側でのベクトルは､接線方向から大きく離れている｡逆に図の上下
での力ベクトルは良い方向である｡これから推定されることは､健常者が通常使う自
転車のような座面-ペダル配置が､サイクリング運動には適しているかもしれないと
いうことである｡この点については､今後さらに検討をしていきたい0
3.4刺激タイミング設計と制御系の構成
3.4.1刺激タイミングの設計
本足漕ぎ車椅子で､サイクリング運動に用いる筋は､大腿四頭筋と大腿二頭筋の2
種類である(図17 ) ｡大腿四頭筋は､大腿直筋は用いずに内側広筋および外側広筋
を用いた｡大腿四頭筋には股関節屈曲と膝関節伸展の機能があり､大腿二頭筋にはこ
の逆の股関節伸展と膝関節屈曲の機能がある｡
それぞれの筋に一定の電気刺激を加えて､発生する関節トルクを測定した結果の一
例を表4に示す｡符号は図13に示した方向を正としている｡関節角度によるトルク変
化が無いと仮定して各筋が発生するクランクトルクの計算値を求めると図18 (a )
のようになる｡したがって､クランクトルクが常に正かつ最大になるようにするには､
(糾売血電柳川.付置　　　　　.:I))刺激~1ろ矧勾
[司17　刺搬杭と馬体貼付ll'I:帯
0　　60　120　180　24D　300　360　　　rlghtquadriceps
cmnk angle ldeg]
r晦ht harnstringS
left hamstrings
([1畑俄に[り蘇′t=-i ,='クランク!､′し'}　　　(h)芯'i刺搬UjIl坪j:'ク･{ミン'/
【,4 1木　石'Ti-L利微々イミン'/
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表4　怒気制海を加えた場合U)栄+_関節トlレクの例
発生トルクrNltll 佻(ｭi?FﾉTxｭi?C"?
大腿湾頭筋-､郎刺激 椿ﾄ?#R?
大腿二頭筋一＼dj刺激 ???
涛健常者による実験
図示のクランク角度で刺激筋を切り替えるようにすればよい｡なおこの図には左側の
下肢のみを示しており､右側についても同様に考えることで､同図(b )のような切
り替えタイミングを得る｡これにより､連続的なサイクリング運動が実現できる｡
なお､電気刺激から実際に筋が力を発生するまでには若干の時間遅れがある｡実験
によれば､その値はおよそ0. 15[S]であり､本足漕ぎ車椅子の運用範囲内のクランク
回転速度であれば､その値は一定とみなしてよいことが既にわかっている｡したがっ
て､実際の切り替えタイミングはこの遅れを考慮し､
tH t=JO.～ i3‥1叫
だけ切り替えタイミングを早める｢進角｣制御を行っている.ここで畑まクランクの
回転角速
度である｡
Power Assist
esiredr'汀一㌔YY~T~~~~一ドル､■〈一一一一肌~⊥ー~J/仙~m eluity十pD ーControHe naxinunto 曝?FX????
｢一一｢MotorControLlerMotorl 劔?
◆- 
stin血tionL4 ? ?憧gfVﾆ?宥?Left QuadriceD Left Hamstnn95 ??W2?ﾄﾄﾆ?
r: rU 
u:J蔓, 認Wf?4｢ｲ?GF逃7WFF柳?9?】 剽&?ｲ??R?Hﾊｲ? 
慧cuTi?n｢ヰ sDti:豊lionト卒 timingcontroI 白??????ight Quadricep 
Right HanstrinQS 
FES Cycling Motion Restorer
図19　コントローラd'}ブロック図
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3.4.2制御系の構成
本足漕ぎ車椅子の制御系を､図19に示す｡
制御系-の入力は足漕ぎ車椅子の目標走行速度である｡本制御系は､現在の走行速度
が目標値に達するよう､筋肉の刺激量をPD制御する｡刺激の大きさは､下肢-の負
担が過大とならないよう飽和要素により制限している｡用いた刺激装置(OG技研パ
ルスキュアプロKR-7 ､図9 (C ) )から発生する刺激の強度は､先にも述べたよう
に人体-の安全性を最優先に考え､本刺激装置の刺激強度調整っまみを外部からR/C
サーボモータで機械的に動かすことにより行っている｡また各筋に対する電気刺激の
切り替えは､クランク角度に応じてリレースイッチをon/offすることにより行った｡
本足漕ぎ車椅子の特徴のひとつとして挙げた､駆動トルクの不足を自動的に補うパ
ワーアシスト機能は､上述の飽和要素の入出力間の差信号を用いて必要な駆動力の補
完量を計算することにより実現している｡これにより､筋の疲労のような短期的な変
化や､あるいはリハビリによる筋力の回復のような長期的な変化の両方に､自動的に
適応するようになっている｡しかしながら､より詳細な身体情報(心拍や血圧､その
他の情報)を活用して､さらにインテリジェントなパワーアシストの実現も可能であ
ると考えられる｡今後の検討課題としたい｡
3. 5下肢障害者での走行試験
3.5.1試験手順
頚随損傷による四肢不全麻捧者(49才､男性)の協力を得て､開発した足漕ぎ車椅
子の動作試験を行った｡試験手順は以下の通りである｡
(1)予備診断･足漕ぎ車椅子の調整:損傷部位の確認､健康状態等の診断｡体型に合
わせた各種機械的調整箇所の調整と確認｡車いすを押して､受動的運動に対する
各関節-の負荷の計測｡
(2)電気刺激量･刺激部位の決定:下肢をフリーな状態にして､表面電極を貼付の上
電気刺激を与え下肢の挙動をみる｡ここで電気刺激最大量および最適刺激部位を
決定する｡
(3)電気刺激による力発生量の計測:下肢をペダルに乗せた状態で電気刺激を行う｡
車いすの駆動輪にはブレーキをかけ､ペダル角度を30[deg]ずつ変化させながらに
下肢発生力を計測する｡これにより筋のシミュレーションモデルを得る｡またそ
の際の足関節の背屈･底屈を抑えるため､足関節にサボ一夕を装着する｡
(4)連続サイクリング運動の実現(刺激タイミングの設計･決定) :以上の測定･検
討に基づき､まずコンピュータシミュレーションにより刺激タイミングを設計し､
かつ機械的調整箇所の最適点を決定する｡その結果を用いて連続サイクリング運
動を実現する｡
26
3.5.2試験結果
被験者は､受傷前に運動をしていたこと､受傷後も筋力保持のためのリハビリテー
ションを続けていたことにより､試験開始時において十分な筋肉の残存が確認された｡
試験の様子を図20に示す｡
tl1欄1灘読取U)様T- (ll)批判l_:I-.人
図2り　一Tj駿LI)刺澱にとる確Fi:.いLク試験
′/ヘ1---＼ 艇????6ﾘ??ｨ耳爾?
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ーヽ_ ?
ヽ＼ ?
.′ ?
I.J 白ﾓｲ苒粐ﾒ?
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′ / / 辻糒ﾘ?ｬH8??
/ ′/′｣了 哽JJJJJ2?
′ ∫ ??｢?r?
∫ 一､＼/㌔ ?
0　　　60　　1 2 ()　1 88　　240　　3伽　　360
Crank Angk 【degl
(tll )こ腿瀬Fn-て碓'卜する関節L'しク
珂21実験デーL/.jJら推窟さかる関節L′し'/
大腿四頭筋(内側広筋､外側広筋)および大腿二頭筋をそれぞれ個別に刺激し､十
分な力が発生する箇所に表面電極を固定した｡調整の結果､最大の刺激強度は､大腿
四頭筋が解放電圧で約70[Ⅴ]､大腿二頭筋が約40[Ⅴ]とした0
次に､足漕ぎ車椅子に座った状態で足部をペダルに固定し､クランク角度を30[deg]
ずつ変えながら一定刺激を約3秒間加えてクランク部での発生力および発生トルク
を計測した｡
そのデータから股関節､膝関節トルクを求めた結果を図21に示す｡図(a )は大
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腿四頭筋を刺激して股関節および膝関節に発生するトルク､ (b )は大腿二頭筋を刺
激して得られる関節トルクである｡
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ta)制撒切り替えタイミングU)設計
図22　刺激タイミング(')設計
(叫切り替えタイミング
120　　1 80　　　240　　　300　　　360
crank a咽Ie ldegl
図23　予想されるクランクでU)弔/fiトルク
この結果に基づき､電気刺激の切り替えタイミングを図22のように決定した｡こ
れにより予想されるクランクでの発生トルクを図23に示す｡クランク角度が約[deg]
および180[deg]付近で､クランクトルクが負となることがわかる｡ここは推進力を発
生する下肢が左右で切り替わるところであり､健常者による予備試験でも推進力の低
下は確認されていた｡しかし､低下はしてもゼロもしくは負になることは､健常者を
被験者とする予備実験では生じなかった現象である｡まだ検討が不十分であるが､筋
の特性の違い､座る位置の調整不良などが考えられる｡
今後､さらに詳細な検討を加えたい｡
以上の準備の後､連続サイクリング運動の試験を行った｡結果を図24に示す｡図
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(a )は連続運動に失敗した例である｡初期位置を変えながら実施したが､いずれも
約180[deg]付近で運動が止まっているのがわかる｡これはクランクでの予想発生トル
ク(図23 )がその付近で負となる現象を反映しているものと考えられるo -方図(b )
は連続運動に成功した例である｡一度速度がついてしまえばクランクトルクが負とな
る部分を乗り越え､比較的滑らかな連続運動が実現されることがわかる｡
図24 (b )の結果に対応するクランクトルクの実測値を図25に示す｡図23で示し
た予想発生トルクも併せて示してある｡予想と同様､クランク角度が約0[deg]および
180[deg]付近で発生トルクがゼロもしくは負となっていることがわかる｡またクラン
ク角度が180[deg]以下の領域は左下肢で､ 180[deg]以上の領域は右下肢で駆動するよ
うになっているが､グラフからは左右での発生トルクに差があることもわかる｡ただ
しこの左右差は試験毎に異なり､麻埠程度と発生力の間には､現時点では相関は見ら
れない｡
1　　　　2　　　　3　　　　4
tlTTle lsJ
(a.I X･敗例
2　　　　4　　　　6　　　　8
tlfTH! rS】
(b)成功例
図24　連続サイクリング運動試験
I,-qu云S云--I CalcuLation- 
■ Lm一雨. 
60　　1 20　　1 80　　240　　300　　　3 60
Crank Arlgle ldeg]
図･2.EJクランクでU)龍･T.トレク(試験結果)
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4.結果のまとめ
屋内･屋外の両方で利用可能な,下肢駆動型の車椅子(足漕ぎ車椅子)を開発した.
座位でのサイクリング運動再建は､これまで専門家の間でも困難といわれていたもの
である｡具体的な項目は以下の通りである.
(1)軽度から重度･完全麻埠まで,幅広い症例に対応可能である.
(2)さまざまな体型の搭乗者に適応可能である.
(3)超信地旋回が可能であり,狭い屋内空間での高い移動性能を有する.旋回性能に
関しは力学的な解析を行い,小さな旋回半径が可能であることを理論的にも証明
した.また,前輪を大径駆動輪とすることで,段差移動性能も高い.
(4)下肢で発生した駆動力を無駄にすることなく,また前進･後進ともに補助可能な
パワーアシストシステムを開発した.
(5)座面が回転するなど,移乗が容易となるような機能を装備した.
(6)サイクリング運動中の搭乗者の下肢力,関節トルクをオンラインかつリアルタイ
ムで計測可能なシステムを開発した.本システムの核となるのが,ペダルに取り
付ける2次元ベクトルカセンサである.このセンサ出力とクランク角度から,下
肢関節のトルクを実時間で推定することが可能となった.
(7)下肢の発生力の事前計測データを用いて,電気刺激設計を行う手法を開発した.
(8)搭乗者の筋力変動に関して,疲労など短時間での変化,およびリハビリテーショ
ン効果による筋力回復など長時間での変化の両方に自動的に適応するパワーアシ
ストシステムを開発した.
(9)頚髄損傷による四肢不全麻捧者での臨床試験の結果,サイクリング運動の再建に
成功した.
以上のように,全ての研究目標を一定のレベルで実現した.しかしながら,以下のよ
うにいくつかの項目では検討が不十分な点も残った.
(1)頚随損傷者による試験では､クランクトルクがゼロもしくは負となる領域が現れ
た｡これを除去しスムーズなサイクリング運動を実現する必要がある｡
(2)下肢の発生力をより有効に利用するためには､座面とペダルの位置関係を見直す
などさらに検討が必要である｡
(3)パワーアシストシステムに関して､より詳細な身体情報を利用して､体に優しく
また効果的なリハビリが実施できるような発展が考えられる｡
(4)座面の高さ調節など､身体-のフィッティング機能の充実を図る必要がある｡
現時点ではまだ検証が不十分ではあるが､今後さらに試験を重ねる予定である｡
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B :自走式足漕ぎ車椅子の臨床適用に関する研究
はじめに
脳卒中､脊髄損傷など歩行障害を呈する大部分の肢体不自由者は､車椅子を使用す
ることが多い｡現在の車椅子は､手漕ぎ式か電動式のものであり､下肢そのもので駆
動する車椅子はほとんどないのが現状である｡通常下肢の機能障害による歩行障害で
足漕ぎによる車椅子走行が図れるとは考えられないことであり､そのことが､足漕ぎ
車椅子開発の発想につながらなかった一因と思われる｡
しかし､今回開発したFES制御用の足漕ぎ車椅子を､起立･歩行が極めて困難で介
助が全面的に必要な脳卒中患者に適用したところ､外見上健常者と変わらないサイク
リング運動で両足で随意的にペダルを漕ぎ走行できることが判明した｡そこで､本稿
では､下肢機能障害者での足漕ぎ運動につき解析すると共に､本車椅子の臨床的適用
範囲について述べる｡
1 )脳卒中片麻埠-応用と足漕ぎ車椅子走行中の筋電図
1.1方法
対象は医学的リハを目的に入院した脳卒中片麻痔患者6名(脳出血4例､脳梗塞2例:
このうち左片麻疹5例､右片麻埠1例)で､全例自力歩行は不能であった｡ブルンス
トロムによる麻捧側下肢の回復段階はIIが5名､ IIIが1名､平均年齢は65.7 (55-83)
歳､発症から測定までの平均期間は96.7 (50-134)日であった0 5例の左片麻捧患者
のうち4例は左半側無視を､右片麻痩1例は失語を伴ったが､言語的指示には全例従
えた｡足漕ぎ式車椅子への乗車後､両側の大背筋､大腿直筋､内側ハムストリングス､
前腰骨筋､ひらめ筋に筋電図記録用の表面電極を貼付した｡両足には靴を装着させ､
麻捧側足部はバンドでペダルに国定した｡ペダルにはon-o拝■式の
足圧センサーを設置した｡
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表5　被験者のプロフィール
<対象>
臓者 稗蕋?H.K. 葡艪?T.W. ?B萪?N.S. 挽蜥?
年齢(歳) 田"?3 田?60 鉄R?5 鉄R?
病型 賠や?mf. 賠や?X. ?F萃?X. 薄ﾖb?
麻痔側 班B?Rt. 班B?Lt. 班B?Lt. ?B?
発症からの期間(日) ???9 ?3B?0 ???13 ???
麻痔側下肢Br.Stage ?HuB?TⅠ ?HuB?TⅠ ?HuHuB?TⅠ ?HuB?
Barthelhdex 田?25 ??40 田?20 都R?
体幹下肢運動年齢(月) 湯? 途?0 ?"絣?1 ??
:---. 噺?2?M.S. 挽蜥?Ke.S. 
年齢(義) 鼎B?5 ??29 
性別 蒙?R?ale 貿Vﾖ?R?ale 
駆動方法の説明と駆動練習を数分行った後に､ 13mの直線走行路をできるだけ速く漕
ぐよう指示して2回駆動させた｡漕ぎ出しから目標のラインに車輪が到達するま
での時間を計測し､最短の時間を最短駆動時間とした｡駆動中の下肢筋電図はテレメ
トリーシステム(MTll)で記録した｡
Pl
i/
＼ ＼＼＼　　J
p2 ＼＼-1 --/ p3
ペダルの回転周期
図26　測定方法
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対照として､健常被験者4名で上記と同様の方法で解析を行った｡
なお､実験を行うにあたり､実験の目的と方法､予想される結果および問題点を十
分説明し､かつ実験中医師が常に監視し被験者の状態チェックを行い､問題があれば直ち
に実験を中止し適切な対応をとることを説明し､十分なインフォームドコンセントが
得られた段階で実験を開始した｡
1.2　結果
全例足漕ぎ式車椅子の駆動は可能であり､ほぼ直線的に走行した｡駆動中､外観上は
健常者と同様の対称的なペダリング運動が観察され､ -側下肢が麻痩しているとは思
えないような走れを平均駆動速度に変化すると2.4km/hであった｡この速度は健常者
の最短駆動時間: 4.6km/hの約1/2であったが､これら片麻痩患者の手漕ぎ式車椅子
の走行速度より早かった｡
図27は､ BnJnnStrOm Stage IIの片麻捧患者において､車椅子座位で共同的な下肢伸
展･屈曲を促し行状態を示した｡ 13m走行の最短駆動時間は､最も早い者で15.7秒､
平均は21.5秒であった｡こた際の筋電図記録を示す｡非麻痩側下肢は下肢伸展･屈曲
が可能で､それぞれ腎部､大腿､下腿の筋より屈伸運動に一致した筋放電が認められ
た｡しかし､麻痩側下肢は､患者が下肢伸展｡屈曲に非常な努力を払ったものの､随
意的な屈伸運動は惹起されず､また､下肢の筋放電も全く認められずsilentであった｡
表6　各被験者における足漕ぎ車椅子の最短駆動時間
職者　　　　　　T. T.　H. K Y.H.　T.W.　I. M.　N.S.　M. Y.
最短駆動速度(km/≠)　　　　　　　2.3　　1.I)　　2.2　　　3.1I 1.8　　　2.2　　　3.7
平均駆動速度: 2.4km仙
L瞥首者　　　　　　　　　Ka. S.　　　　　M. S.　　　　　M. Y.　　　　Ke. S.
最短駆動時間(kn/h)　　　　　　　　　5.0　　　　　　　3.2　　　　　　5.2　　　　　　5.1
平均駆動速度:4.6km仙
図28は足漕ぎ車椅子駆動中の筋電図記録例を示す｡足漕ぎ車椅子駆動中には､
右片麻痩例､左片麻痩例のいずれにおいても､非麻疹側下肢からペダルの回転に同期
した周期的な筋電図が記録されたのに加えて､麻埠側下肢のすべての記録筋において､
振幅は小さいながら非麻埠側と同様の周期的な筋電図が明瞭に記録された｡
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右大青筋
左大青筋
右大腿直筋
右ハム
左片麻痔例
(Y.H.)
非麻痩側
麻痔側
非麻痔側　　　　非麻痔側
下肢伸展　　　　下肢屈曲
--tlキ
麻痔側
下肢伸展
~}右前腰骨筋
右ひらめ筋
左大鵬直筋
-. ~~- .I-~一一~-~'左ハム
左ひらめ肪
左前軽骨筋
麻痔側
下肢屈曲
図27　車椅子座位で-側下肢を伸展･屈曲させた際の筋電図記録
被験者:左片麻埠患者(Y.H.)
TT (左片麻痔) HK (右片麻痔)
右足圧
左足圧
･I T･{-∴ 'L-1･‡一丁　シー一一十∴-∴　右大雷肪
図28　足漕ぎ車椅子駆動時の下肢筋電図
被験者:左片麻痩患者(T.T.)､右片麻痔患者(H.K.)
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右ハム
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左大槌直筋
左ひらめ筋
左前腔骨筋
図29は､健常例と左片麻捧例におけるペダルの回転周期毎の前腰骨筋の筋活動量
を示したものである｡健常例では回転1周期において､左ではPl､右ではP3と180
度周期の異なる位置で前腰骨筋の活動量がピークとなっている｡一方左片麻捧例では､
非麻捧側がP3で最大活動を示しているのに対し麻捧側はP4で前腰骨筋活動が最大と
なっていた｡しかし､非麻埠側と麻捧側とで完全な180度の対称性はなかったものの､
筋活動の位相は明確に異なっており､麻捧側もペダルの回転に寄与していることが強
く示唆された｡
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図29　ペダルの回転周期毎の前腰骨筋の筋活動量
2)脳卒中片麻捧者の足漕ぎ車椅子でのショッピング
2.1方法と症例
前輪駆動方式の足漕ぎ車椅子の前部にキャスター付の買い物龍を取り付けた｡これ
を大型スーパーマーケットに持ち込み､歩行障害者に試乗してもらった｡
被験者は､たまたま､足漕ぎ車椅子を持ち込んだ大型スーパーマーケットに買い物
に来た脳卒中左片麻埠の女性である｡左下肢のBrunnstrom StageはⅠⅠで､起立歩行は
全介助を要する｡通常スーパーマーケットでの買い物は､介護者が手漕ぎ車椅子を押
しながら､被験者の指示する売り場に行き品定めをして買っている｡
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2.2　結果
図30に足漕ぎ車椅子での買い物状況を示す｡自走で買いたい品物のところに移動し､
車椅子を前後に移動させて品定めをしている(図30-a　後ろに移動中の図) ｡次に､
介護者に品物を取ってもらい､自分で買い物龍に入れ(b) ､その後､また別の売り
場に自分でペダルを漕いで移動している(C,d) ｡この間､介護者の負担は品物を手
にとって被験者に渡すだけであった｡
a b
図30　脳卒中左片麻痔における足漕ぎ車椅子での買い物
3)パーキンソン症候群ですくみ足を呈する患者-の足漕ぎ車椅子の応用
3.1症例と結果
症例は､脳梗塞後パーキンソン症候群となり､すくみ足のため強い歩行障害を呈し､
歩行器を
使ってようやく平地歩行を行っている75歳の男性である(図3卜a) ｡しかし､足漕ぎ
車椅子に乗ると､なんら足がすくむことなくリズミカルにペダルを漕ぎ､健常者が早
足で歩く程の速度で走行させることができた(図3卜b,C) 0
図31パーキンソン症候群ですくみ足を呈する患者-の足漕ぎ車椅子の適用
4)頚髄損傷不全四肢麻捧者-の電動パワーアシスト足漕ぎ車椅子の適用
4.1方法と症例
FES制御式足漕ぎ車椅子の項で述べたように(A 3.2.2.3) ､下肢の発生した力が希
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望する速度での走行に不足している場合に､電気モータによるパワーアシストが自動
的に働いて発生力を補うように設計した足漕ぎ車椅子を開発している0
このPAS方式足漕ぎ車椅子をFES制御式足漕ぎ車椅子の被験者となったC4不全四肢
麻埠に適用した｡
4.2　結果
図32にPASをセットする前とセット後のC4不全四肢麻痔者の自走結果を示す｡ PASを
セットされていない状態では､ほとんど自走することが困難であったが､ PASセット
後はきわめて容易に足漕ぎ車椅子を前後方向に自走させることができた｡
図33　C4不全四肢麻捧者でのPAS付足漕ぎ車椅子の適用
a～c pASセット前の自走　　a～bでは､ 180度弱ペダルを前に回転させること
ができたが､その後はいくら努力をしても前に進
まなかった(C)
d～f PASセット後の自走　　d:前進開始時､ e:前進走行中､ ∫ :後進走行中
5)考察
麻捧側下肢に随意的な関節運動が生ぜず､筋電活動も見られない完全片麻捧患者に
おいても､足漕ぎ式車椅子の直線的な駆動が可能であることが明らかとなった｡足漕
ぎ車椅子操作時に完全麻埠下肢にペダル漕ぎ運動が惹起される一因として､下位脊髄
にあるcentralpatterngenerator (CPG)によってが活性化している可能性があげ
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られる｡脊髄損傷犬などで､完全脊髄損傷後後肢に自動的なステッビング運動が生じ､
ひいては後肢による歩行機能が再現されることが我々の先行研究でも判明している｡
また､上位腰髄の電気刺激で完全脊髄損傷者でCPG賦活によるステッビングが見られ
ることも報告されている｡今回の結果が直ちにCPG賦活によるものと断定するのは尚
早であるが､その可能性もあるものとして現在研究を続行中である｡
また､麻疹はないものの､パーキンソン症状としてのすくみ足のため強い歩行障害
を呈する患者でも､スムースなペダル漕ぎ運動で高速移動が足漕ぎ車椅子で可能であ
ることが判明した｡このことは､パーキンソン病､パーキンソン症候群に起因するす
くみ足に広く適用できることを示している｡また姿勢障害のため起立歩行が困難な症
例でも､転倒の危険性が全くない状態で自走することが可能であることも判明してい
る｡
pASを搭載した足漕ぎ車椅子は､筋力のきわめて低下した歩行障害者にも適用でき
ると共に､坂道走行も容易にできることを示している｡また､このパワーアシスト方
式は､前後方向-のアシストも可能な機構となっている､そのため､どのような走行
条件においても十分な制動能力を有しており､安全性の高い車椅子走行を実現したも
のとして評価される｡
C : FES制御式足漕ぎ車椅子､自走式足漕ぎ車椅子の研究結果のまとめ
図34　足漕ぎ車椅子の3つの走行方式
軽度から重度の障害まで柔軟に対応可能
今回開発した足漕ぎ車椅子には､図34に示すごとく､自走方式､電気モータパワ
38
-アシスト方式､ FES制御方式の3つの方式があり､搭乗者の身体的状況に応じて自
由に組み合わせることができる｡したがって､起立歩行がほとんど不可能な重度の肢
体不自由者から歩行に何らかの介助が必要な軽度肢体不自由者まで幅広く適用でき
る新しい移動システムといえる｡
4時には体を拭いて
あげなくちゃ
図35　足漕ぎ車椅子の行政的意義
歩行機能劣化者の自立
心身の健康の再獲得
日常生活がリハビリ
積極的社会参加
介護負担の軽減
｣L
医療費､介護費の削減
労働^ロの増加
が期待できる
このような多用途的に適用できる足漕ぎ車椅子によって､種々の原因､種々の程度
の歩行障害者が下肢によってペダルを漕いで移動することができるため,下肢･体幹
の廃用性変化を予防･改善し,下肢･体幹の筋力増強,随意性の再獲得などのリハビ
リテーション効果を高めることができるとともに､それら歩行障害者に移動能力を再
獲得させることができる｡これにより､歩行障害者の家庭内自立を促し､さらに積極
的な社会参加を期待することができる｡ことに高齢社会においては歩行障害はあるも
ののそれ以外は高齢者の比率が増加するものと思われる｡さらに､上記のような効果
によって､介護者の負担の軽減も期待できる｡したがって,医療費や介護費の大幅な
削減と生産性の向上が期待できるとともに､税収の増加も期待できるという行政的意
義も大きい｡
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